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要旨 
 画像誘導放射線治療（Image guided radiation therapy; IGRT）は，治療計画時に取得される基準画
像と照射時に取得される二次元または三次元画像を照合し，治療時の患者位置変位量を計測，修
正する照射技術とされている。これにより，治療計画で決定した照射位置を可能な限り再現する。 
 リニアックを用いたIGRTとして，Digitally reconstructed radiography (DRR) 画像とMegavoltage 
(MV)ポータル画像を用いた画像照合や，治療計画CTと照射時のMV cone beam CT (MVCBCT)を用
いた画像照合などがある。治療計画CTおよびその二次元再構成によるDRR画像は基準画像であり，
MVポータル画像およびMVCBCTは，Electronic portal imaging device (EPID)と治療ビームにより取
得される治療前の画像である。これらの画像上に認識される骨構造，臓器の輪郭，金マーカ等の
位置誤差を画像照合用ソフトウェアにより計測，修正する。よってMVポータル画像，MVCBCT
画像は，比較対象の位置情報を正確に特定するための良好な画質が求められる。 
 しかし，これらの画質が低下する原因として，装置の幾何学的変位や EPID に入射する散乱光
子が挙げられる。装置の幾何学的変位はガントリ回転時の重力によるビーム軸の変位，EPID の自
重による変位，ネジレ等により生じる。一方，EPID に入射する散乱光子は，MV 領域のエネルギ
ーをもつ光子と人体の主な相互作用であるコンプトン散乱により放出されたものを主とする。 
 よって本研究では，まず幾何学的変位測定用ファントムを開発し，ガントリ回転時における装
置の幾何学的変位量を測定した。その結果より，MVCBCT のボケにつながる因子が EPID の三次
元的変位であることを明らかとした。またEPIDの変位補正を可能としたFeldkamp, Davis and Kress
再構成アルゴリズムベースのプログラムを開発したことにより，MVCBCT のボケが視覚的，客観
的に改善されることを確認した。これにより，幾何学的変位測定の必要性，開発したファントム
とその測定法の有用性，開発した再構成アルゴリズムにおける変位補正の合理性が確認された。 
 次に，散乱光子補正のため，EPID に入射する散乱光子の寄与をモンテカルロ(MC)シミュレーシ
ョンにより詳細に解析した。従来の MC シミュレーションは長時間を要するため，コンプトン散
乱に注目した MC コードを開発し計算時間の短縮を試みた。開発コードの信頼性は EGS5 とのベ
ンチマークテストにより確認した。また電子の計算を含む EGS5 に対し本手法による計算時間を
1/26 に短縮した。一方，光子の計算のみの EGS5 とはほぼ同じ計算時間を要したが，開発コード
はマルチスレッドを用いた並列計算に対応しているため，GPU 実装による更なる高速化が期待出
来る。散乱光子の補正は解析データと本研究で考案した補正法により行った。MV ポータル画像
から散乱光子成分を除去し，除いた散乱光子を一次光子の状態に戻し EPID に再投影することに
より，コンプトン散乱光子を多く放出する物質の濃度値を向上させることを可能とした。また本
補正法の応用により，任意の物質を選択的に強調，抑制した画像が取得可能となることが示唆さ
れた。
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1 章 序 論 
 
 
1.1 画像誘導放射線治療  
 画像誘導放射線治療（Image guided radiation therapy; IGRT）は，治療計画時の基準画像と照
射時に撮影される2方向以上の二次元または三次元画像を照合し，治療時の患者位置変位量を
三次元的に計測，修正して治療計画で決定した照射位置を可能な限り再現する照射技術と定
義されている。 
 IGRTに必要とされる照合画像を取得する装置（位置照合装置）として， 
(a) 2方向以上の透視が可能な装置 
治療室内設置の装置，放射線照射装置に付属の撮影装置 
(b) 画像照合可能なCT装置 
治療室内に設置されたCT装置，放射線照射装置に付属のコーンビームCT撮影装置  
(c) 画像照合可能な超音波診断装置  
などがある。 
 また，IGRT を施行するための必要事項として， 
(d) 位置照合装置は，放射線照射装置と同室に設置されていること。 
(e) 位置照合装置は，患者位置変位量を計測するために必要となる照合画像（体内の骨構
造，臓器の輪郭また金マーカなどの座標情報を提供する画像）が取得可能であること。 
(f) 基準画像と照合画像を比較するソフトウェアによって, 患者セットアップ後における
照射位置の誤差を計測可能あること。 
などが挙げられている。 
 さらに，治療計画時に対する照射直前の照射中心位置の再現性は，三次元空間において5 
mm以内であることが求められている1)。 
 
1.2 EPID と MV エネルギーX 線を用いた IGRT 
 IGRTの照合技術として，治療計画CTから再構成されるDigitally reconstructed radiography 
(DRR) 画像と照射時に取得されるMegavoltage (MV)ポータル画像を用いる画像照合，治療計
画CTとMVポータル画像の三次元再構成により取得されるMegavoltage cone beam CT 
(MVCBCT)を用いる画像照合などがある。MVポータル画像は，リニアックからのMV領域の
治療ビームとElectronic portal imaging device (EPID)によって取得される投影画像であり，
MVCBCT画像はガントリの回転とともに連続的に撮影した複数のMVポータル画像を三次元
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再構成することにより取得される画像である。これらは，患者セットアップ後に取得するた
め，治療前の患者体内の位置情報をもつ画像である。一方，治療計画CT画像とその二次元再
構成画像であるDRR画像は，治療計画時に撮影された患者体内の位置情報を持ち，その画像
を用いて照射条件が決定されるため，基準となる画像である。基準画像と照合画像の照射位
置誤差を画像照合用ソフトウェアによって計測，修正することにより，治療計画において決
定した照射野で，処方線量を正しく標的体積に照射することが可能となる。また，照射位置
誤差を修正することによりインターナルマージン（Internal Margin; IM）およびセットアップ
マージン（Set-up Margin; SM）の縮小が可能になり，周囲の健康な組織への障害を考慮する
べき照射体積（Irradiated Volume）の縮小が期待出来るようになった2)。 
 
1.3 MV ポータル画像と MVCBCT の問題点 
IGRT における画像照合において，画像上の骨構造，臓器の輪郭，金マーカ等を正しく認識
するためには，MV ポータル画像や MVCBCT の良好な画質が求められる。リニアックと EPID
によって取得される MV ポータル画像や MVCBCT の画質低下を招く主な要因として，装置
の幾何学的な変位と体内からの散乱線が EPID に入射することが挙げられる。 
 
1.3.1 装置の幾何学的な変位による問題 
 MV ポータル画像を用いた IGRT では，ガントリ角度の異なる 2 方向以上の画像が用いられ
る。リニアック装置の回転ガントリは，主に直線加速管とその周囲の遮蔽のための鉛など質
量の大きな構造物で構成されているため，ガントリ回転時の重力によるビーム軸の変位が生
じる。また，EPID では自重による変位，ネジレや傾きが生じる。よって，位置照合装置によ
る幾何学的な変位が存在する。これにより照射中心位置の空間的再現性が低下する。また，
ガントリを回転させながら画像を取得する MVCBCT において，三次元再構成では幾何学的
変位が考慮されていないため，臓器の輪郭等にボケが生じる。 
 
1.3.2 体内からの散乱線が EPID に入射する問題 
 MV ポータル画像の各ピクセルにおける濃度値は，EPID 内の二次元に配列された各半導体
素子に入射する光子数とそのエネルギーに依存する。しかし，EPID には一次光子に加え体内
からの散乱光子が入射する。これは，MV 領域のエネルギーをもつ光子と人体の主な相互作
用がコンプトン散乱であることに起因する。散乱光子のふるまいは患者の体型や照射部位に
よって異なり，種々の方向から EPID に入射するため，MV ポータル画像の濃度分布が不均一
となる。 
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1.4 研究の目的 
 本研究では，位置照合画像の画質低下の原因となる幾何学的変位と散乱光子の問題に対し
て新たな補正法を考案し画質改善することを目的とする。 
 幾何学的変位の原因は，重力によるビーム軸の変位，EPID の変位，ネジレや傾きが主に挙
げられるため，まずこれらの影響を理論的に考察する。また，幾何学的変位測定のためのフ
ァントムを開発し，計測データの解析から幾何学的変位に最も影響する因子を特定する。さ
らに，MVCBCT の再構成に用いられる Feldkamp, Davis and Kress (FDK)再構成の原理をベー
スとして, 幾何学的変位補正アルゴリズムを取り入れた再構成プログラムを開発することに
より MVCBCT 画像のボケの改善を試みる。 
 次に，MV ポータル画像の濃度分布の悪化の原因である散乱光子の EPID への寄与を Monte 
Carlo（MC）シミュレーションにより詳細に解析する。従来の MC シミュレーションでは計
算に長時間を必要するため，本研究ではコンプトン散乱光子に注目したオリジナルの MC コ
ードを開発する。また，シミュレーションより取得した解析データを用いた補正法を考案し，
MV ポータル画像の濃度分布の改善を試みる。 
 
1.5 論文の構成 
 2 章では，MV ポータル画像と MVCBCT 画像取得時に考慮するべき MV エネルギーX 線と
人体との相互作用であるコンプトン散乱を主とした理論について記述する。また，EPID の構
造とその画像取得の原理について記述する。  
 3 章では，ガントリ回転時における幾何学的変位の影響を理論的に考察する。また，幾何
学的変位測定のためのファントムを開発し，計測データの解析から幾何学的変位に最も影響
する因子を特定する。 
 4 章では，3 章で明らかにした幾何学的変位の計測結果を補正項として追加した再構成プロ
グラムの作成と，MVCBCT 画像のボケの改善について記述する。  
 5 章では，EPID に入射するコンプトン散乱光子を解析するため，GPU 並列化に対応出来る
MC シミュレーションプログラムを開発する。また，開発した MC シミュレーションの信頼
性を確認するための EGS5 との比較検証結果について記述する。  
 6 章では，コンプトン散乱光子の EPID への寄与を考慮した画像補正法を提案する。また
MC シミュレーションにより得られたデータを利用し，MV ポータル画像の濃度値補正の検
証結果について記述する。  
 7 章では，本論文によって明らかとなった事項の結語としてまとめる。 
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2 章 理 論 
 
 本章では，MV ポータル撮影と MVCBCT 撮影時に用いる MV 領域のエネルギーの光子と
人体との相互作用について記述する。また，二次元検出器として用いられる EPID の構造と
その画像取得の原理について記述する。 
 
2.1 MV エネルギーX 線と人体の相互作用 
 光子と物質の主な相互作用は以下の三つに大別される 3)。 その相互作用の確率は光子エネ
ルギーおよび物質により異なる。以下，三つの相互作用について述べる。 
 
2.1.1 光電吸収 
 任意の物質に入射した光子が軌道電子に衝突し，エネルギーを全て軌道電子に付与し消滅
する現象である。図 2-1 に光電吸収の概念図を示す。軌道電子は光電子となって原子の外へ
放出される。このとき光電子のエネルギーは，入射光子のエネルギーから束縛エネルギーを
減算したエネルギーとなる。よって光電吸収において，入射光子エネルギーが束縛エネルギ
ーより低いと光電子を放出させることはできない。  
 
 
図 2-1 光電効果の概念図 3) 
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2.1.2 コンプトン散乱 
 任意の物質に入射した光子が軌道電子に衝突し，コンプトン散乱光子とコンプトン反跳電
子が放出される現象である。図 2-2 にコンプトン散乱の概念図を示す。コンプトン散乱によ
り入射光子エネルギーの一部は電子に付与され，その電子は原子外に放出される、また，運
動量とエネルギー保存則により残りのエネルギーをもった散乱光子が放出される。散乱光子
の散乱角は散乱光子エネルギーに依存し，クライン–仁科の式と Incoherent scattering function
により推定することが可能である。 
 本研究では，コンプトン散乱を主に取り扱うため，理論 2.2 においてさらに詳細を述べる。 
 
  
 
図 2-2 コンプトン散乱の概念図 3) 
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2.1.3 電子対生成 
 原子核のクーロン場の作用により入射光子が消滅し，正負一対の電子が生じる現象である。
図 2-3 に電子対生成の概念図を示す。電子の静止エネルギーは 0.511MeV であるため，電子，
陽電子を合わせた 1.022MeV 以上の入射光子エネルギーで発生する現象である。このとき電
子と陽電子のエネルギーの和は，入射光子エネルギーから 1.022MeV 減算した値と等しくな
る。   
    
図 2-3 電子対生成の概念図 3) 
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2.1.4 光子エネルギーに対する水の相互作用 
 図 2-4 に入射光子エネルギーに対する主な相互作用の断面積を示す。人体は様々な元素で
構成されるが約 60 %は水分である。水は化合物であり，その実効原子番号は 7.42 である。よ
って図 2-4 よりリニアックの MV エネルギーX 線における主な相互作用はコンプトン散乱で
あることが確認できる 4)。  
 
   
 
 
図 2-4 光子エネルギーに対する水の断面積 4) 
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2.2 コンプトン散乱 
 コンプトン散乱とは，入射光子が任意の物質の軌道電子に衝突することによりコンプトン
反跳電子とコンプトン散乱光子が放出される現象のことである。コンプトン反跳電子は，入
射光子のエネルギーが軌道電子に付与され，運動エネルギーをもって原子外に放出される電
子である。また散乱光子は，エネルギー保存則にしたがい残りのエネルギーをもった状態で
特定の方向へ放出される。このとき微分断面積 はクライン–仁科による微分断面積
と Incoherent scattering function S(x,m) により次式で表される 4)。 
 
           (2.1) 
 
クライン–仁科の式は，散乱前および散乱後の光子エネルギーを E0，E1，散乱角を θ，古典電
子半径を r0 = 2.818×10-13 cm とした場合，次式で表される。 
 
               (2.2) 
 
 クライン–仁科の式では光子が衝突する電子は静止状態の自由電子と仮定されているが，実
際は束縛状態の軌道電子に光子が衝突し散乱するため，軌道電子の結合エネルギーの補正が
必要となる。軌道電子の結合エネルギーを考慮した補正項 Incoherent scattering function S(x, m)
と，S(x, m)の算出に必要な momentum transfer x の算出は，光子が入射する化合物を m，化合
物に含まれる元素数をN，化合物の1分子中に含まれる元素(Zi)の数をni，元素(Zi) の Incoherent 
scattering function を S(x，Zi)とした場合，次式で表される。 
 
                  (2.3) 
 
                                                            (2.4) 
 
 図 2-5 に示されるように，光子エネルギーが高くなるほど S(x, m) は大きくなり，また光子
エネルギーに対して実効原子番号が大きいほど S(x, m) は小さくなる。よってコンプトン散
乱の微分断面積の式より求まる散乱光子エネルギーとその散乱角は，光子が入射する化合物
により異なる。 
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  図2-5 クライン-仁科の式による断面積に対するIncoherent scattering function
の断面積の比6) 
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2.3 EPID の構造と画像取得の原理 
 EPIDは1980年代に開発され，ポータル画像，CBCTはIGRTの主流技術となっている。 画
像取得に関わるEPIDの主な構造を図2-6に示す。 
 EPIDの画像取得に必要とされる主構造は，銅板，Terbium-doped gadolinium oxysulfide 
(Gd2O2S:Tb)シンチレータ，Hydrogenated amorphous silicon (a-Si:H)フォトダイオードの三層か
らなる。画像の取得は以下の流れで行われる。 
  
1) 銅板のビルドアッププレートは，X線光子との相互作用により反跳電子を放出する。ま
た，(シンチレーション面を含んだ) 銅プレート以下のコンポーネントを散乱線から部分
的に遮蔽し，全体のイメージングシステムの効率を向上させる。  
2) 銅板により生じた反跳電子は， Gd2O2S:Tbシンチレータにエネルギーを与え波長545 nm
をピークとする可視光に変換される。   
3) 可視光は，図2-7に示すように分光感度ピークが550 nm〜600 nmであるa-Si:Hフォトダイ
オード（受光素子）アレイの電荷取得部に集積され蓄電される。 
4) ゲートドライバ回路が最初の列を活性化することにより，薄膜トランジスタ（TFT）ス
イッチを駆動し，フォトダイオードに保存された電荷が列ごとにデータラインとして読
み込まれる。  
5) 一列が読み取られると，次の列のTFTが透過的になる。これが列から列へと連続的に行
われる。列ごとに外部の電荷増幅器（charge sensitive amplifiers）が電荷データを捕捉し，
画像全体を形成する。  
 
 よって EPID の各ピクセルの画素値は，EPID 上に入射する光子のエネルギーに依存する。 
また画素値は入射した光子一つ一つから取得される画素値の積算のため，各ピクセルに入射
する光子のエネルギースペクトルに依存する。 
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図2-6 EPIDの画像取得に関わる主な構造 
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図2-7 a-Si:Hの分光感度特性7) 
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3 章 幾何学的変位測定用ファントムの開発と 
ガントリ回転時における EPID の三次元的変位の解析 
 
 
3.1 目的 
 IGRTの照合技術として，MVポータル画像とDRR画像を用いた画像照合，MVCBCTと治療
計画CTの画像照合がある。これらは，画像照合用のソフトウェアを用いて画像上に認識され
る骨構造，金マーカ等の座標を比較することにより，患者セットアップ後における患者の三
次元的変位量を計測，修正する。 
 しかし，ガントリ回転角度によりMVポータル画像には装置の幾何学的変位の影響が含まれ
る。また上記の変位を含む複数のMVポータル画像を三次元再構成したMVCBCTは画像にボ
ケが生じる。幾何学的変位の因子として，重力によるビーム軸の変位，EPIDの変位，ネジレ
や傾きが主に挙げられる。 
 MVポータル画像の座標情報の正確性向上およびMVCBCT画像のボケを改善するために，
本章ではまず上記の因子の影響を調査し，幾何学的変位測定するためのファントムを開発す
る。実測により，ガントリ回転時における幾何学的変位に最も影響する因子を特定，解析す
ることを目的とする。 
 
 
図 3-1 リニアックと EPID の概観と EPID を基準とした三次元座標 (x, y, z) 
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3.2 理論 
 図3-1にリニアックとEPIDの概観を示す。 EPID平面においてガントリの回転方向はx軸，
ガントリの回転軸方向は y 軸，ビーム軸方向は z 軸とする。リニアックの回転ガントリは主
に直線加速管とその周囲の遮蔽のための鉛など質量の大きな構造物で構成されているため，
ガントリ回転時の重力によるビーム軸の変位が生じる。また，EPID では自重による変位，ズ
レや傾きが生じる。以下に幾何学的変位を調査するための理論を述べる。 
 
3.2.1 ガントリの回転によるビーム軸のズレの評価 
 ガントリの回転によるビーム軸のズレは，フロントポインタを用いることにより評価でき
る。これは，レーザ照準器により示されるアイソセンタがガントリに装着したフロントポイ
ンタの先端に一致するように精度管理されているためである。ガントリの回転にしたがい，
アイソセンタに対しフロントポインタの先端がズレた場合，ビーム軸のズレが生じていると
評価できる。 
 
3.2.2 EPID の傾きの評価 
 ビーム軸の変位がなく EPID に傾きが生じていると仮定した場合，1 ピクセルのズレの影響
を与える傾き θ は，EPID の平面座標(x, y)より次式で求められる。 
 
                       (3.1) 
  
 式 3.1 より，EPID の傾きが 4.5°以上のとき 1 ピクセルのズレが生じると推定される。こ
の傾きがないことは角度計より確認できるため，画像に影響しない因子であることは明らか
である。 
 
3.2.3  EPID 平面(x, y)方向の変位とネジレの評価 
 ガントリの回転により EPID は平面(x, y)方向の変位やネジレが生じる。これらを評価する
ためには，変位とネジレの情報を含まない基準画像が必要となる。さらに，変位とネジレの
大きさを測定するためには，画像上において複数のオブジェクトの座標情報が必要となる。   
 よって本研究では，円筒形のアクリルに螺旋状に複数の金属球を埋め込んだ幾何的変位測
定用ファントムを開発することにより，変位，ネジレの測定を可能とする。ファントムの作
成とその構造の詳細は，方法 3.3.1 に記す。以下に考案した測定法の概要を記す。 
 まず，幾何学的変位の影響がない基準画像(Pcycle画像) を取得する。図 3-2 に，その概念図
を示す。ガントリ角度を 0°に固定しファントムを回転させて撮影することにより，EPID の
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変位，ネジレの影響が無い画像が取得可能となる。次に，幾何学的変位の情報を含む画像(Gcycle
画像)を取得する。図 3-3 に，その概念図を示す。ファントムを固定しガントリを回転させて
撮影することにより，ガントリ角度による EPID の変位，ネジレの影響を含む画像が取得可
能となる。これら，Pcycle 画像と Gcycle画像上における各金属球 n の座標の差から(x, y)方向の
変位とネジレを推定する。金属球 n の変位が同じ方向を示す場合は EPID の平面方向の変位
を推定し，また変位の方向にばらつきがある場合はネジレが生じていると推定することがで
きる。 
  
 
 
 
  
 
 
図 3-2 幾何学的変位を含まない基準画像
の取得 
 
図 3-3 ガントリ回転時の幾何学的変位を含む
画像の取得  
 
ガントリ
回転
ファントム
固定
EPID
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 上記の手法によって EPID の変位，ネジレの大きさを正確に測定するためには，ファント
ムの回転軸とガントリの回転軸を一致させた状態でファントムを精度よく回転させることが
重要となる。よって図 3-4 に示すように，ファントムを設置する支持台は，ローラー，アジ
ャスタ，ゴムベルト，鉛を用いて開発し，ファントムの回転精度を高める。また，螺旋状に
埋め込んだ N 個の金属球を画像上で認識し易くするため，支持台は金属球が埋め込まれた領
域を寝台からはみ出した状態で設置することを可能する構造にする。 
 
 
 
 
  
   
 
図 3-4 ファントム撮影時の幾何学的配置 
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3.2.4 EPID のビーム軸方向の変位の評価   
 EPID のビーム軸方向の変位は撮影距離が異なる 2 つの MV ポータル画像から推定する。図
3-5 に測定の概念図を示す。線源–検出器間距離 z’，z”の二つの MV ポータル画像における金
属球 n の座標(x’n，y’n，z’n)，(x”n，y”n，z”n)を結ぶ直線が収束する z 座標（実効焦点）を求め，
線源の z 座標との差から，EPID のビーム軸方向の変位を推定する。実効焦点座標の算出は，
まず z 座標上の平面 P(z)と各金属球 n の交点における(xn，yn)座標の平均 ( , )を算出し，そ
の標準偏差 (x, y)を求める。次に(x, y)を長軸，短軸とする楕円の面積πx yを算出し，
その面積が最小となる位置を実効焦点の z 座標とする。平面 P(z)における金属球 n の平面座
標(xn，yn)は次式により求まる。 
                  
                                                 (3.2) 
               
                                                                    (3.3) 
 
 計算上，線源と実効焦点の z 座標の差は約 7 mm であるため，測定結果の差が 7 mm 以上あ
るいは以下の場合，EPID のビーム軸方向の変位が生じていると評価する。  
x y
 
図 3-5  高さ z における各金属球 n の直線の集束 
Source (0, 0, 0)
(xn, yn, zn)
(x’n, y’n, z’n)
(x”n, y”n, z”n)
P(z)
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3.3 方法 
 
3.3.1 幾何学的変位測定用ファントムの作成と撮影条件 
  幾何学的変位測定用のファントムには，円筒形のアクリルに 2 種類の大きさの金属球 72
個を螺旋状に埋め込んだ。 図 3-6 に螺旋ファントム MV ポータル画像を示す。2 種類の金属
球はファントム軸方向に正弦波を描くように並んで描出され，金属球の数が多く，周期が短
いほど多くの金属球の座標情報が取得可能となる。一方で波形の頂点に近づくほど金属球は
重なり同定が難しくなる。 
 これを解決するため，bit シフトによる金属球の同定方法を用いた。この方法は重なった金
属球の前後 7 個を 7 bit 配列とし，撮影角度の異なる画像においてファントムの同一の金属球
n を同定する方法である。まず直径 4 mm，8 mm の金属球をそれぞれ符号 0，1 とする。図 3-7
に示すように，7 つの金属球の並びは，27 = 128 通りある。螺旋ファントムの金属球は 72 個
なので，7 bit 配列を 1 bit ずつシフトさせて一直線上の 72 bit の配列とする。このとき, 金属
球が重なることがあっても前後 7 bit 配列の情報があれば欠けた情報が補完できるため，撮影
角度の異なる画像や，撮影距離を変えた画像においても注目する金属球 n を同定することが
可能となる。 
 撮影時における幾何学的変位測定用ファントム支持台の配置の概観を図 3-8 に示す。 
ファントムの撮影には Clinac 21EX（Varian 社）に装備された Portal Vision aS500 (512 
pixel×384 pixel，解像度)を用いた。撮影条件は，線源–ファントム回転軸間距離 100 cm，6 MVX
線，10 MU，照射野は線源–EPID 間距離 140 cm，160 cm でそれぞれ 30.0 cm×25.0 cm，26.0 cm
×21.5 cm とした。画像処理および座標計算アプリケーションの開発には GUI ツールキット
の Qt 5.0，OpenCV を用いた。画像は 256 階調でサンプリングし，2 値化処理によって金属球
の重心を求めた。 
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図 3-8 ファントムと支持台の概観 
    
  図 3-6  螺旋ファントムの 2 次元      図 3-7  bit シフトによる金属球の 
      X 線画像                 配列の決定 
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3.3.2 ファントムの回転精度 
 線源－EPID 間距離 140 cm，ガントリ角度 0°に固定し，図 3-4 に従ってファントムの位置
合わせを行った。ファントムを 10°毎に回転し，1 回転目の画像 (Pcycle1画像) 36 枚と 2 回転
目の画像 (Pcycle2画像) 36 枚を取得した。撮影角度が等しい 2 枚の画像から各金属球 n の(x, y)
座標を求め，その誤差の平均値を 10°毎に算出した。Portal Vision aS500 の解像度は 0.784 
mm/pixel のため，各金属球 n の誤差がそれぞれ 0.784 mm 以下のとき，Pcycle1画像を基準画像
として許容することにした。 
 
3.3.3 ガントリ回転時における EPID 平面方向の変位とネジレの測定 
 ガントリを 0°に固定し,ファントムを回転させて取得した基準画像 (Pcycle 画像) に対する
ファントムを固定しガントリを回転させて取得した画像 (Gcycle 画像) における，各金属球 n
の座標の相対誤差から EPID 座標の変位を算出する。方法 3.3.2 と同様の幾何学的配置で，フ
ァントムを固定し，ガントリを 10°毎に回転して 1 回転目の画像 (Gcycle1画像) 36 枚と 2 回転
目の画像 (Gcycle2画像) 36枚を取得した。10°毎の Pcycle1 画像とGcycle1画像，Pcycle2 画像とGcycle2 
画像の各金属球 n の(x, y)座標を算出し，その変位の平均値を 10°毎に算出した。 
 
3.3.4 ガントリ回転時における EPID ビーム軸方向の変位の測定 
 線源－EPID 間距離 160 cm で, 方法 3.3.3 と同様にファントムを固定，ガントリを 10°毎に
1 回転させた画像 (Gcycle3画像) を 36 枚取得した。Gcycle1画像および Gcycle3画像から式 3.2 お
よび 3.3 を用いて実効焦点座標を算出し，線源座標に対する z 方向の差を求めた。 
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3.4 結果と考察 
 
3.4.1 ファントムの回転精度 
 図 3-9 にファントム回転 10°毎における Pcycle1画像と Pcycle2画像の金属球 n の x および y
方向の誤差を示す。x および y 方向の誤差の平均値は各ファントム回転角度において 0.784 
mm (1 pixel)未満であった。また，x および y 方向の誤差の標準偏差の最大はそれぞれ 0.544 mm，
0.391 mm であった。アジャスタ，鉛等を用いて支持台の安定性を確保したことにより，精度
の高いファントムの回転が可能となり基準画像の取得に有用であることを確認した。 
 
 
 
 
  
 
図 3-9 ファントム回転角度の再現性 
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3.4.2 ガントリ回転時における EPID 平面方向の変位とネジレ 
 全ガントリ角度における Pcycle 画像に対する Gcycle画像の金属球 n の平均変位は x および y
方向において，それぞれ 1 回転目 0.218 mm および 1.955 mm，2 回転目 0.207 mm および 2.092 
mm であった。また各ガントリ角度において, 画像上で認識される金属球はほぼ同じ方向に変
位していたため，ネジレの影響は無視できることが確認された。図 3-10 にガントリ回転 10°
毎の Pcycle画像に対する Gcycle画像の x および y 方向の変位を示す。ガントリ角度が 180°付
近では y 方向の変位が生じ，ガントリ角度 200°で最大 4.140 mm の変位が生じた。この原因
がビーム軸の変位によるものとすると，アイソセンタにおいてビーム軸は寝台方向へ最大
2.957 mm 変位すると予想された。しかし，フロントポインタを用いて検証したところズレは
確認されなかった。よって， Pcycle画像に対する Gcycle画像の x および y 方向の差は，ガント
リ回転時における EPID の変位が寄与すると考えられる。 
 
 
 
 
  
 
 
 
図 3-10  ガントリ回転時による EPID 平面方向の変位 
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3.4.3 ガントリ回転時における EPID ビーム軸方向の変位 
 図 3-11 にガントリ回転 10°毎の線源に対する実効焦点の z 座標の差を示す。差が 7 mm 以
上であるとき，ガントリヘッドに対して EPID が逆方向に変位していることを表す。全ガン
トリ角度において z 方向の変位は平均+18.5 mm, 標準偏差は±4.318 mm を示した。同一の撮
影角度における二枚の MV ポータル画像の撮影距離 z’，z”は， ガントリ角度に関係なく 140 
cm，160 cm と定数で式 3.1，3.2 に用いた。しかし，実際はガントリ回転とともに撮影距離に
変位が生じているため，その影響が標準偏差の値として示されたと考えられる。 
 
 
 
 
 
図 3-11  線源に対する実効焦点の z 座標の差 
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3.5 まとめ 
 MVポータル画像の座標情報の正確性向上およびMVCBCT画像のボケを改善するために，
幾何学的変位の原因として主に挙げられる重力によるビーム軸の変位，EPIDの変位，ネジレ
や傾きの影響を理論的に調査し，また幾何学的変位測定用ファントムを開発した。 
 これを用いた測定により，ガントリ回転時における幾何学的変位に最も影響する因子を特
定，解析した。これにより，EPIDの平面方向，ビーム軸方向の変位が画像上の座標情報の誤
差に最も影響することを明らかにした。 
 本章より，MVポータル画像およびMVCBCTでは，ガントリの回転によるEPIDの幾何学的
変位の測定がガントリ角度ごとに必要であることが明らかとなり，また開発した幾何学的変
位測定用ファントムとその測定法は，EPIDの変位測定に有用であることを確認した。 
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4 章 EPID の三次元的変位補正による MVCBCT 画像のボケ
の改善 
 
 
4.1 目的 
 MVCBCT は，ガントリを回転させながら連続的に撮影された複数の MV ポータル画像を
三次元再構成することにより取得される。これらの MV ポータル画像は EPID の幾何学的変
位の影響が含まれ，また三次元再構成の理論式はその変位が考慮されていない。よって再構
成画像を描出する領域において，誤ったピクセル座標の画素値を逆投影することになる。こ
れにより，MVCBCT 画像にボケが生じる。 
 本章ではMVCBCT画像のボケの改善のため，まずCBCTの再構成に用いられるFeldkamp，
Davis and Kress(FDK)再構成の原理を理解し，3 章において明らかとなった EPID の変位量を
変数として FDK に適用する理論を述べる。この理論を用いて EPID の変位を補正した再構成
プログラムを開発し，MVCBCT のボケを改善することを目的とする。 
 
4.2 理論 
 
4.2.1 Feldkamp, Davis and Kress 再構成 
 図 4-1 に角度 θnにおける検出器の平面座標(u, v)，再構成領域 F に対応する三次元座標(x, y, 
z)の関係を示す。L は線源–検出器間距離，l は線源–回転軸間距離を表す。 
 
図 4-1  角度 θnにおける検出器の平面座標(u,v)と再構成領域 F に対応する三次元座標(x,y,z)
の関係 
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 FDK 再構成は，Back Projection 法に様々な修正を加えてコーンビームに適用した再構成の
式を用いている 8)。FDK 再構成は大きく分けてフィルタ処理と逆投影処理の二つの段階を経
て求められる。等間隔のガントリ回転角度 θnにおいて，マトリクスサイズ U×V の検出器に
より取得される原画像を Pnとする。原画像はそのまま再構成に用いると再構成画像に極端な
ボケが生じるため，原画像の高周波成分を強調したフィルタ処理を行う。しかし，高周波成
分を強調しすぎると再構成画像においてノイズが強調される。よって高周波数の利得を抑え
るように調整可能な Shepp-Logan フィルタを各原画像 Pnに適用することにより，フィルタ処
理後の画像 Qnを求める 9)。原画像 Pn，フィルタ処理後の画像 Qnの平面座標(1 ≤ u ≤ U, 1 ≤ v ≤ 
V)における画素値をそれぞれ Pn(u, v)，Qn(u, v)とすると，Qn(u, v)は次式により算出される。 
 
                                            (4.1) 
 
 ここで，R はフィルタサイズであり，原画像の u 方向に処理される。Shepp-Logan フィルタ
の式は検出器の各ピクセルと線源の距離が全て一定である平行ビームに対応している。よっ
て，線源–検出器間距離がピクセルごとに異なるコーンビームに Shepp-Logan フィルタを適用
するために補正係数 W1を用いる。W1は次式より求まる。  
 
(4.2) 
  
 次にフィルタ処理した画像 Q1, Q2…QNを F に逆投影することにより，三次元再構成画像の
各ボクセルの画素値 f(x, y, z)を取得する。f (x, y, z)の算出式を次に示す。 
 
               (4.3) 
 
Qn(u (x, y, n), v (x, y, z, n))は，ガントリ角度 θn のときに f (x, y, z)に逆投影される検出器のピク
セル(u, v)の画素値である。Qn(u (x, y, n), v (x, y, z, n))，W2(x, y, n)の式は次のように表される。 
 
                                 (4.4) 
 
                (4.5) 
 
                                              (4.6) 
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ここで(z sinθn + x cosθn)，(z cosθn – x sinθn)は，ガントリが θn回転したときに(x, z)がそれぞれ
移動する座標を指す。 
 よって式 4.4，4.5 における L / (l – ( zcosθn – x sinθn)) は，ガントリ角度 θnにおいてボクセル
(x, y, z)を通過するビームラインが撮影距離 L を保ったまま検出器と交わるようにするための
拡大率の調整を表している。また y 軸をガントリ回転軸としているため，u (x, y, n)算出には
回転座標の計算式(z sinθn + x cosθn)が用いられる。よって式 4.4，4.5 より，検出器のピクセル
(u, v)を通過するビームライン上にあるボクセル(x, y, z)に Qn(u, v)が逆投影されていく。しかし，
ガントリ回転とともにボクセル(x, y, z)は線源に対する距離が変位する。これを距離の逆二乗
の法則に即して考慮した式が W2である。線源–回転軸距離 l を基準として Qn(u, v)はボクセル
(x, y, z)が線源に近いほど大きく，遠いほど小さく重み付けされて f(x, y, z)に加算される。 
 
4.2.2 EPID の幾何学的変位の補正を加えた FDK 再構成  
 FDK 再構成は，アルゴリズム上の幾何学的情報をそのまま正確に再構成の計算に用いるた
め実際の撮影における EPID の変位がこの正確な計算の欠点となる。よって 3 章より明らか
となった変位の情報を再構成アルゴリズムに加え，三次元再構成の補正を行う。 
 図 4-2 に EPID の変位量(δun, δvn, δLn)を考慮した三次元再構成の概念図を示す。 
 
図 4-2 検出器の三次元的変位(δun, δvn, δLn)を考慮した三次元再構成の概念図 
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 ボクセル(x, y, z)を通過するビームラインと交わる EPID の座標(u, v)を FDK再構成の理論式
から算出し，補正値として EPID の変位量(δun, δvn, δLn)を加えることより，理論式において定
義されている検出器の位置を実際のガントリ回転時における検出器の位置に補正した(u’, v’)
が算出される。 
 
                         (4.7) 
 
                                            (4.8) 
 
 このとき(u’, v’)はそれぞれ浮動小数点をもつ座標情報となる。一方検出器のピクセルはマ
トリクスサイズに即して整数の座標情報([u’], [v’])をもつ。ボクセル(x, y, z)に逆投影する EPID
の画素値をより正確にするため，光子が入射する EPID 座標(u’,v’)の周辺 4 ピクセルの画素値
Qn([u’], [v’])，Qn([u’]+1, [v’])，Qn([u’], [v’]+1)，Qn([u’]+1, [v’]+1)をバイリニア補間した画素値
Qn(u’, v’)をボクセル(x, y, z)に逆投影する。検出器上の座標(u’, v’)に近接する 4 ピクセルを用い
たバイリニア補完の式を次に示す。 
             (4.9)  
  
また図4-3に，光子が入射するEPID座標(u’,v’)とその周辺4ピクセル([u’], [v’])，([u’]+1, [v’])，
([u’], [v’]+1)，([u’]+1, [v’]+1)の関係を示す。 
 
 
図 4-3  光子が入射する EPID 座標(u’,v’)と周辺 4 ピクセルの関係 
① [v’] + 1 – v’
② u’ – [u’]
③ [u’] + 1 – u’
④ v’ – [v’] ([u’], [v’])
([u’], [v’]+1) ([u’]+1, [v’]+1)
([u’]+1, [v’])
④
③
①②
(u’, v’)
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4.3 方法 
 理論4.2.2に従って幾何学的変位を補正する三次元再構成プログラムを作成し，3章におい
て明らかにしたEPIDの三次元的変位量を補正データとしてプログラムに実装した。 
 開発環境はGUIツールキットのQt 5.2，開発言語はc++を用いた。 
 図4-4に，撮影に用いた胸部ファントムN1ラングマン（京都科学）の概観を示す。ファント
ムの撮影は，Clinac 21EX（Varian社）に装備されたPortal Vision aS500 (512×384 pixel, 解像度
0.784 mm/pixel)を用いた。撮影条件は線源–回転軸間距離(SAD) 1000 mm，線源–検出器間距離
(SDD) 1400 mm，照射野30.0 cm×25.0 cm，6 MV- X線，10 MUで行った。原画像Qnをガント
リ角度1°毎に360枚取得し，EPIDの幾何学的変位の補正を加えた三次元再構成により, Axial, 
Sagittal, Coronal画像を取得した。 
 また上記と同様の撮影条件で，EPIDの幾何学的変位補正有り，補正無しの円筒形水ファン
トムの三次元再構成画像をそれぞれ取得し，Modulation transfer function (MTF)による客観的評
価を行った。Axial画像においてそれぞれアクリルと空気の境界に垂直に線を引き，線上のピ
クセルの一次元配列に対する画素値のプロファイルからEdge spread function (ESF)を取得，
ESFを微分しLine spread function (LSF)に変換，LSFをフーリエ変換することによりMTFを取得
した。また胸部ファントムのAxial，Sagittal，Coronal画像においてもMTFを用いて客観的評価
を行った。補正無しの各断面画像において視覚的にボケが確認された肺野と縦隔，肺野と胸
壁間のESFからLSFを取得し，MTFを算出した。また補正有りの各断面画像において同じ座標
におけるプロファイルを取得しMTFを算出した。  
 
  
 
図 4-4 胸部ファントム N1 ラングマンの概観 
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4.4 結果と考察 
 図 4-5の(a)〜(f)に，幾何学的変位補正有り，無しの胸部ファントムのMVCBCT画像をAxial, 
Sagittal, Coronal 断面でそれぞれ示す。変位補正前では気管支や肺野の輪郭にボケが生じてい
たが，変位補正後の画像ではそのボケが改善されることが明らかとなった。 
 また図 4-6 (a)に円筒形水ファントムの Axial 画像の MTF，図 4-6 (b)，(c)，(d)に N1 ラング
マンの Axial，Sagittal，Coronal 画像の MTF をそれぞれ示す。幾何学的変位の補正により高周
波数領域で MTF 値が大きくなり，画像のボケが改善されたことが明らかになった。 
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(a) 補正無しの Axial 画像          (b) 補正有りの Axial 画像 
 
  
 (c) 補正無しの Sagittal 画像        (d) 補正有りの Sagittal 画像 
   
 (e) 補正無しの Coronal 画像        (f) 補正有りの Coronal 画像 
 
図 4-5 胸部ファントムの三次元再構成画像における各断面像 
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 また，表 1 に幾何学的測定用ファントムの実物の直径，補正無しの再構成画像における直
径および補正ありの再構成画像における直径を示す。ビーム軸方向の補正をしたことにより，
再構成画像上におけるファントムが実物により近いサイズで描出可能になることが確認され
た。 
表 1 螺旋ファントムの直径の比較 
 
直径（mm） 実物との誤差（mm） 
実物のサイズ 200.00 
 
補正無し画像 201.97 1.97 
補正有り画像 199.55 -0.45 
   
     (a) 円筒形水ファントムの Axial 画像     (b) 胸部ファントムの Axial 画像 
 
 
    (c) 胸部ファントムの Sagittal 画像      (d) 胸部ファントムの Coronal 画像 
 
図 4-6 EPID の幾何学的補正有り, 無しの断面像における MTF の比較 
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4.5 まとめ 
 FDK 再構成は，アルゴリズム上の幾何学的情報をそのまま正確に再構成の計算に用いる。
しかし，3 章より実際の撮影において EPID の三次元的変位が生じていることが明らかになっ
た。よって本章において，上記の変位量を補正した FDK アルゴリズムベースの三次元再構成
プログラムを作成し，胸部ファントムの MVCBCT 画像を取得した。 
 EPID の三次元的変位を補正したことにより，胸部ファントムの Axial，Sagittal，Coronal
画像のボケが視覚的，MTF により客観的に改善されることを明らかにした。 
 これにより，開発した再構成プログラムにおいて EPID の三次元的変位の補正アルゴリズ
ムは合理的に施行されていることが確認され，MVCBCT 画像のボケ改善に有用であることを
明らかにした。 
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 5 章 コンプトン散乱光子に焦点を当てた 
モンテカルロシミュレーションコードの開発 
 
 
5.1 目的 
  IGRT の一つとして，治療計画 CT 画像から二次元再構成した DRR 画像（基準画像）と
患者セットアップ後に取得した MV ポータル画像を照合することにより照射位置の誤差を計
測，修正する方法がある。この画像照合は視覚的，またソフトウェアによって自動的に行わ
れ，誤差の計測に用いられる画像上の骨構造，臓器の輪郭，金マーカ等を正しく認識するた
めには，MV ポータル画像の良好な画質が求められる。 
 しかし，MV 領域のエネルギーをもつ光子と人体の主な相互作用はコンプトン散乱であり，
散乱光子のふるまいは患者の体型や照射部位によって異なるため，種々の方向から EPID に
入射した散乱光子により MV ポータル画像の濃度分布は不均一となる。  
 本章では，MV ポータル画像の濃度分布の改善のために，まず患者の体型や撮影部位の違
いによって異なる散乱光子の振る舞いをモンテカルロ(MC)シミュレーションにより解析し，
EPID に入射する散乱光子の情報を詳細に取得することを目的とする。従来の MC シミュレー
ションでは計算に長時間を必要するため，本研究ではオリジナルの MC コードを開発する。
開発コードは，患者の三次元再構成データを用いることで詳細な散乱光子ふるまいを解析可
能とする。また，MV エネルギー光子の人体における主な相互作用であるコンプトン散乱の
散乱光子に注目したアルゴリズムにすることにより計算時間の短縮を行う。最後に，開発コ
ードの信頼性を確認するため，EGS5 を用いてベンチマークテストを行う。 
 
5.2 理論 
 放射線と物質間の相互作用は量子学的な確率分布に従い，また放射線の振る舞いは複数の
確率的要素を含んだ事象である。よってその解析には MC シミュレーションが有効である。
MC 計算はそれぞれの相互作用の確率分布に従い計算を行うため，各相互作用に関する理論
式と生成した一様乱数による処理の正確さが重要となる。 
 理論 5.2.1 から 5.2.9 にかけて，本研究において開発するコンプトン散乱光子に焦点を当て
た MC シミュレーションについての計算アルゴリズムを述べる。 
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5.2.1 Mersenne Twister による乱数生成  
 乱数とは，任意の時点までに生成された数から次の数が予測不可能であり，また規則性が
ないため以前の状況の再現が不可能な数列のことをさす。よってコンピュータ上で生成する
乱数は，数値の予測が困難かつ数値の偏りを小さくする必要がある。コンピュータにより生
成された乱数は擬似乱数と表され，全ての擬似乱数には周期があり 1 周期が終了するとまた
同じ数列を繰り返し生成する。MC 計算は多くの乱数の生成を必要としたアルゴリズムとな
っているため，周期が短い疑似乱数では計算結果に偏りが生じ正確な処理が不可能となる。
本研究では，疑似乱数の生成に Double precision SIMD-oriented Fast Mersenne Twister (dSFMT) 
を用いる。Mersenne Twister (MT)は松本眞氏・西村拓士氏により開発された疑似乱数生成ア
ルゴリズムであり，最大 2216091-1 の非常に長い周期をもち，均等な分布を可能とする。また
乗算，除算などの処理の遅い命令を避けるアルゴリズムとなっている 10)。更に dSFMT は整
数から浮動小数点への変換を避け，IEEE 形式の倍精度浮動小数点擬似乱数を直接生成するよ
うに高速化されたアルゴリズムである。 
 
5.2.2 コンプトン散乱処理のための合成棄却法について 
 理論 5.2.3 において述べるコンプトン散乱処理は，散乱光子エネルギー，散乱角の算出に複
数の乱数を必要とする。このとき，一様乱数からある確率分布に従う乱数を導く方法として
合成棄却法が用いられる。 
 求める乱数を η として，η が従う確率分布の度数関数 f(x) (確率密度関数やそれに任意の定
数を乗算したもの)は次式のように分解して示すことができる。 
   
                                        (i = 1,2 …,n)               (5.1) 
 
このとき, ai > 0, 0 ≤ gi ≤ 1 である。まず，次式により確率 P(i)を用いて番号 i を選ぶ。 
 
                   (5.2) 
 
次に確率密度関数 fi(x)に従う乱数 η を求める。さらに別の一様乱数 ε をここで生成し，ε < gi(η)
ならば η を採用，そうでない場合は棄却して初めからやり直す。以上の組み合わせにより，
ある確率分布に従う乱数 η を決定する 11)。 
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5.2.3 モンテカルロ計算前の処理 
 開発する MC シミュレーションはコンプトン散乱に焦点を当てるため，以後シンプル MC
シミュレーションと呼ぶことにする。 
 シンプル MC シミュレーションは，主計算に入る前にまず次の処理を施行する。 
1) 物質の各断面積データ（光子エネルギーに対する断面積）をテーブル化する。 
2) 線源から射出される光子のエネルギースペクトルデータは，光子のエネルギービン e (1 
≤ e ≤ E) に対する光子数 N(e)としてテーブル化する。 
3) シミュレーション空間内において三次元再構成データを取り込む座標，線源の座標，線
源–回転軸間距離(SAD)，線源–検出器間距離(SDD)，検出器の構造(構成物質，形状，マ
トリクスサイズ，ピクセルサイズ)を設定する。 
4) 患者の三次元再構成データをシミュレーション空間に取り込む。 
5) 一様乱数を生成するプログラムを設定する。 
 
 上記項目の入力を完了し主計算に入る。図 5-1 にモンテカルロ計算のフローチャートを示
す。  
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図 5-1 コンプトン散乱に注目したモンテカルロ計算のフローチャート 
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5.2.4 一次光子の射出角度(極角，方位角)とエネルギーの決定 
 従来の MC 計算では，線源からの一次光子の射出角度は一様乱数により決定する。また一
次光子エネルギーは，一次光子のエネルギースペクトルを任意のビン数で分割し，その累積
密度関数と一様乱数から決定する。この処理はヒストリーごとに繰り返される。 
本研究では，乱数を使用しないことにより計算の効率化を試みる。図 5-2 に光子射出時のシ
ミュレーションジオメトリを示す。各エネルギービン e(1 ≤ e ≤ E) に，エネルギースペクトル
に従う光子数 N(e)個を格納する。図 5-1 に示すようにループを作成する。まず，EPID の各ピ
クセル(u, v)に一次光子を射出するように設定する(ループ 1)。このとき，ピクセル数は U×V (1 
≤ u ≤ U,1 ≤ v ≤ V)である。次に，ループ 1内において治療ビームの各エネルギービン e(1 ≤ e ≤ E)
を順に選択する(ループ 2)。さらにエネルギービン e に格納された光子 N(e)個をループにより
順に射出する(ループ 3)。ループ 2, 3 によって治療ビームのエネルギースペクトルに従った全
光子の射出が終了したら，ループ 1 により隣のピクセルを指定し，ループ 2，3 を開始する。
上記のループにおいて，一次光子の三次元空間 (x, y, z) に対する極角 θ，方位角 ψ を次式よ
り算出する。 
 
                                                              (5.3) 
 
                                                                      (5.4)       
 
図 5-2 シミュレーションジオメトリの例 
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5.2.5 光子が進行する三次元座標の算出 
 患者の三次元再構成データを取り込んだ三次元空間 (x, y, z) において，線源座標(x0, y0, z0)
から射出される光子の進行する三次元座標を算出する。三次元再構成データは撮影部位によ
って隣り合うボクセルの CT 値が大きく変化する場合があるため，光子のステップ L は被写
体の三次元再構成データ内や検出器内では小さく，その他の領域(空気)では大きくすること
を可能とするアルゴリズムとした。一次光子が線源座標(x0,y0,z0)から極角 θ，方位角 ψ，ステ
ップ L で進行した光子が位置する空間座標(x1, y1, z1)は次式で表される。 
 
                 (5.5) 
                       (5.6) 
                       (5.7) 
 
5.2.6 相互作用点の決定 
 空間座標(x1, y1, z1)における相互作用の判定は光子エネルギーE，光子のステップ L より次式
で表される。 
  
                                       (5.8) 
 
区間[0, 1]の一様乱数 rを生成し，F(L) ≤ r のとき(x1, y1, z1)において相互作用したと判定する。
また F(L) > r は相互作用無しの判定となるため，上記の式 5.5，5.6，5.7 において x0, y0, z0が
x1, y1, z1に入れ替わり同じ方向へさらに進行する。 
 
5.2.7 相互作用の種類の決定 
 座標(x1, y1, z1)において相互作用した場合その種類を決定する。光子エネルギーE の光子に
対する任意の物質の全断面積 μ(E)は，光電効果断面積を τ (E)，干渉性散乱断面積を σcoh (E)，
非干渉性散乱断面積を σincoh (E)，電子対生成断面積を π (E)とすると次式で算出される。 
 
                                        (5.9) 
 
ここで区間[0, 1]の一様乱数 r を生成し次式の条件を満たした場合コンプトン散乱と判定する。 
     
              (5.10) 
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5.2.8 コンプトン散乱処理 
 光子のコンプトン散乱による散乱光子エネルギーE1と極角 ω は，まず合成棄却法による
Kahn 法を用いて決定し，次にそれが相互作用点における物質 m で生じうるかを Incoherent 
scattering function S(x, m)を用いて判定する。図 5-3 にコンプトン散乱の処理をフローチャート
として示し，また計算処理について述べる。 
 
 
図 5-3 コンプトン散乱処理のフローチャート  
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 理論 2.2 におけるクライン–仁科の式において光子エネルギーを静止エネルギー m0c2に対
する比として表すと次式になる。 
       
                                                      (5.11) 
              
 ここで，μ，α，α’ は次式で表される。 
                                                                        (5.12) 
 
                                                  (5.13) 
 
                  (5.14) 
 
E0は入射光子エネルギー, E1は散乱光子エネルギーである。 また, α と α’の関係は次式で表さ
れる。  
                                  
                                                  (5.15) 
 
また，式 5.11 を合成棄却法に適用するため次式のように分解する。 
 
                                       (5.16) 
 
それぞれの変数，関数の解は次式でそれぞれ表される。 
 
                     (5.17) 
 
                                             (5.18) 
 
                                (5.19) 
 
                                                (5.20) 
 
                                                              (5.21) 
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                                                          (5.22) 
 
                                                          (5.23) 
 
ここで，f1(ε)と f1(ε)に従う乱数 η1，η2を次式で求める。 
   
                                                                (5.24) 
        
                 (5.25) 
 
上記の式と一様乱数を用いて散乱光子エネルギーE1と散乱極角 ω を決定する。まず，一様乱
数 r1を生成し ai (i = 1 or 2)を決定する。一様乱数 r2を生成し，式 5.22，5.23，5.24，5.25 より
ηi，gi (ηi)を算出する。一様乱数 r3を生成し，r3  ≤ gi  (ηi)のとき ηiを採用する。次に入射光子
エネルギーE0と乱数 ηiより，散乱光子エネルギーE1と散乱極角 ω を決定する。算出式を次に
示す。 
 
                             (5.26) 
 
                                                           (5.27) 
 
Kahn 法より算出した散乱極角 ω，入射光子エネルギーE0，理論 2.2 より momentum transfer x
を算出し，さらにコンプトン散乱した任意の物質 m における S(x，m)を求める。乱数 r4[0，Smax]
を生成し r4 ≤ S(x，m)のとき散乱光子エネルギーE1と散乱極角 ω を採用する。一方，散乱方位
角 φは等確率のため一様乱数 r[0，1]を用いて次式より算出する。 
 
                               (5.28) 
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5.2.9 コンプトン散乱光子が進行する三次元座標の算出 
 コンプトン散乱後に算出される散乱光子の極角 ω，方位角 φ は入射光子の進行方向に対す
る角度である。一方，散乱光子が進行する三次元座標(x2,y2,z2)は式 5.5，5.6，5.7 で算出され
るため，図 5-4 に示すように入射光子の進行方向に対する角度(ω，φ)をシミュレーションの
空間 x, y, z の z 軸に対する極角 θ，x 軸に対する ψ に変換する必要がある。散乱後の光子のシ 
ミュレーション空間 x, y, z における角度(θ2，ψ2)の算出式を次にそれぞれ示す。 
 
                                (5.29) 
   
                                                 (5.30) 
 
ここで 
                                                 (5.31) 
 
                              (5.32) 
 
よって散乱方位角 ψ2は以下の式で求まる。 
 
図 5-4 散乱光子の入射光子に対する角度(ω，φ)から x y z 空間に対する角度(θ2，ψ2)への変換 
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                     (5.33)  
 
                                    (5.34) 
 
式 5.29，5.30，5.33，5.34 の解を式 5.5，5.6，5.7 に代入し，散乱光子が入射する三次元座標
を算出する。MC 計算前に入力したシミュレーションジオメトリにおける任意の検出器の座
標に光子が入射するまで理論 5.2.4〜5.2.9 を繰り返す。 
 
5.3 方法 
 
5.3.1 使用機器と開発環境  
 シンプル MC シミュレーションにおけるリニアック，EPID のモデルは Clinac 21 EX，Portal 
Vision a-S500 (Varian 社) を用いた。感度領域のマトリクスサイズは 512 ×384 pixel，ピクセル
サイズは 0.784 mm/pixel である。シミュレーションコードの開発環境は GUI ツールキットの
Qt 5.2.1，開発言語は c++を用いた。理論 5.2 に即して MC 計算アルゴリズムを作成し，シミ
ュレーションにおける EPID の情報として主構造である 1 mm の銅板，0.4 mm の Gd2O2S:Tb
シンチレータ，1.4 μm の a-Si:H フォトダイオードを入力した。 
 
5.3.2 EGS5 を用いたベンチマークテスト 
 シンプルMCコードによる計算の信頼性の確認は，検出器においてサンプリングされる散乱
光子のフルエンスとエネルギースペクトルをEGS5と比較することにより明らかにした12)。 
 図5-5にシミュレーション時におけるジオメトリを示す。検出器として，半径150 mmの円
を5 mm 間隔に分割した同心円状の領域A1〜A30を配置した。また検出器から50 mm 上方に30 
cm × 30 cm × 30 cm の水ファントムを設置した。1，2，3，4，5，6 MeV(ヒストリー数 : 3×107)
の光子のペンシルビームをファントム上面に射出した。光子のカットオフエネルギーはEGS5，
シンプルMCコードともに10 keVに設定し，散乱光子のフルエンスとエネルギースペクトルを
同心円状の各領域Aiでサンプリングした。また電子の計算を除いたEGS5シミュレーション，
電子の計算も含めたEGS5シミュレーションおよびシンプルMCシミュレーションの計算時間
を比較した。 
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図 5-5 散乱光子サンプリング時のジオメトリ 
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5.4 結果と考察 
 表 1 に水ファントムを用いた場合における，シンプル MC シミュレーションにより出力さ
れた散乱光子データの例を示す。これにより，コンプトン散乱による多重散乱の情報（相互
作用点の三次元座標，散乱エネルギー，極角，方位角，EPID 入射座標の情報）が詳細に解析
可能であることが確認された。 
 1，2，3，4，5，6 MeV の光子のペンシルビームを水ファントムに射出したときに，図 5-5
に示す同心円状の検出領域 A1〜A30に入射する散乱光子のフルエンス分布を図 5-6 に示す。各
一次光子エネルギーにおいて，シンプル MC コードの同心円状の各検出領域 A1〜A30における
散乱光子のフルエンス分布は EGS5 のフルエンス分布と良く一致することが確認された。 
 また上記と同じ条件において，同心円状の検出領域 A1〜A30に入射する散乱光子のエネルギ
ースペクトルを EGS5 とシンプル MC コードとで比較した。例として，6 MeV の光子のペン
シルビームで検出領域 A1，A5，A10，A20にサンプリングされる散乱光子のエネルギースペクト
ルを EGS5 とシンプル MC コードとで比較した結果を図 5-7 にそれぞれ示す。A1，A5，A10，
A20はビーム軸中心からそれぞれ 0 mm，20 mm，45 mm，95 mm に位置する同心円状の検出領域
である。図 5-7 の(a)，(b)，(c)，(d)より，検出領域がビーム軸中心から離れるほどサンプリン
グされる散乱光子数は少なくなり，またエネルギーの大きい散乱光子の割合が減少すること
が確認された。これらは，モンテカルロ計算アルゴリズムのコンプトン散乱処理において用
いたクライン–仁科の式にしたがった一次散乱および多重散乱による現象であると考えられ
る。その他の各一次光子エネルギーにおいて，シンプル MC コードの同心円状の各検出領域
A1〜A30における散乱光子のエネルギースペクトルはEGS5と良く一致することが確認された。 
 
表 1 水ファントムを用いたシンプル MC シミュレーションの出力データの例 
光子 No. 
散乱前の 
エネルギー 
相互作用を起こした 
空間座標 
散乱後の 
エネルギー 
散乱時の 
極角 
散乱時の 
方位角 
散乱光子が入射した 
EPID 座標 
  [MeV] x [pixel] y [pixel] z [pixel] [MeV]  [deg] [deg] x [pixel] y [pixel] 
1 4.15 150 111 69 4.11 2.30 47.60 113 91 
2 2.45 43 -36 -203 1.70 26.37 -65.08 
  
 
1.70 83 -123 -11 1.27 3.01 18.16 91 -64 
3 1.95 -180 48 164 1.92 0.61 -1.58 -106 30 
4 0.85 -124 86 213 0.82 8.66 -21.70 12 18 
5 1.35 -43 135 7 1.02 27.06 -4.80 
  
 
1.02 -15 133 62 0.66 20.17 38.81 -217 -84 
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 また，表 2 にコンプトン散乱光子のみに焦点を当てたシンプル MC コード，光子の計算の
みの EGS5，電子の計算も含めた EGS5，それぞれの計算時間を示す。電子の計算を除くこと
により計算時間は約 1/26 に削減された。一方，シンプル MC コードと電子の計算を除いた
EGS5 では計算時間はほぼ同程度であった。 
 
表 2  モンテカルロ計算時間の比較 
EGS5 including electrons [min] EGS5 excluding electrons [min] The simple MC code [min] 
372.0 14.5 14.1 
 
 47 
 
  
          (a) 1.0 MeV pencil beam          (b) 2.0 MeV pencil beam 
  
     (c) 3.0 MeV pencil beam          (d) 4.0 MeV pencil beam 
  
     (e) 5.0 MeV pencil beam           (f) 6.0 MeV pencil beam 
 
図 5-6 検出器中心からの検出領域 Aiにおける散乱光子フルエンスの比較 
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                   (a)   A1                                                   (b)   A5 
 
                 (c)   A10                                                 (d)   A20 
 
図 5-7  検出領域 Aiにおける散乱光子のエネルギースペクトルの比較 
（一次光子エネルギーが 6 MeV の場合） 
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5.5 まとめ 
 MV ポータル画像の濃度分布の改善のために，まず患者の体型や撮影部位の違いによって
異なる散乱光子のふるまいを解析可能なシンプル MC シミュレーションコードを開発した。
このコードは，一次光子それぞれのコンプトン散乱による多重散乱の情報が取得可能であり，
EPID に入射する被写体からの散乱光子の解析に有用であることを確認した。 
 また，シンプル MC コードの信頼性が EGS5 との比較により確認した。また，コンプトン
散乱光子に注目した MC シミュレーションコードは，電子の計算を含めた EGS5 のシミュレ
ーションに対し計算時間が 1/26 に短縮された。しかし，光子のみに注目した EGS5 コードと
はほぼ同じ計算時間であった。 
 本研究で開発したシンプル MC コードは，相互作用をコンプトン散乱のみに絞り単純化し
マルチスレッドによる並列計算を可能としているため，コードのチューニングによる高速化，
また GPU を用いた並列処理により画期的な高速化が見込めることが示唆された。  
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6 章 シンプル MC コードによる散乱光子解析データを用い
た MV ポータル画像の濃度分布の改善 
 
6.1 目的 
 5 章において開発したシンプル MC コードは，患者の三次元再構成データをシミュレーシ
ョンに用いることが可能である。これにより，患者の体型や撮影部位の違いによって異なる
散乱光子のふるまいを詳細に解析することができる。 
 本章では，シンプル MC シミュレーションにより取得した散乱光子解析データと本研究に
おいて考案した補正法によって，MV ポータル画像の濃度分布を改善することを目的とする。 
 MV ポータル画像の情報から散乱光子成分を取り除くだけでなく，除いた散乱光子を解析
データにより一次光子の状態に戻し，EPID に再投影する。これをフィルタ画像として MV ポ
ータル画像に適用することにより画像の濃度分布の改善を行う。 
 
6.2 理論 
 
6.2.1 光子が寄与する MV ポータル画像の濃度値の推定  
 EPID の各ピクセルの a-Si:H フォトダイオードの応答は，99.5 %が銅板層と Gd2O2S:Tb シン
チレータ層を介して生じる発光，0.5 %は a-Si:H フォトダイオード層において直接作用する光
子によるものである。また，a-Si:H フォトダイオードの応答は Gd2O2S:Tb シンチレータ層に
おける吸収線量に比例すると報告されている 13,14,15)。よって，本研究では EPID の各ピクセル
における濃度値 P(X，Y)が Gd2O2S:Tb シンチレータ層における吸収線量 D(X，Y)に比例すると
仮定した。EPID のピクセル座標(X，Y)における Gd2O2S:Tb シンチレータ層の吸収線量 D(X，
Y)は次式で表される。 
  
                                             (6.1) 
 
 ここで，Ei は EPID 座標(X，Y)に入射した光子のエネルギー，φ(Ei) はそのフルエンス， 
μen (Ei) / ρは光子エネルギーEiに対するGd2O2S:Tbシンチレータ層の質量エネルギー吸収係数
である。式 6.1 と散乱光子解析データによって各ピクセルにおけるシンチレータ層の吸収線
量を算出可能とする。さらに，算出した吸収線量を考案した補正法に用いることにより，散
乱光子成分による濃度値等を推定可能とする。散乱光子データ取得のための光子サンプリン
グの概念図を図 6-1 に示す。 
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本補正法に必要な 4 項目のデータを以下に記す。 
a) 散乱光子のエネルギーEs 
b) 散乱光子が入射した EPID 座標(Xs, Ys) 
c) 散乱光子のコンプトン散乱前の一次光子エネルギーEp 
d) 散乱光子がコンプトン散乱しなかった場合に一次光子として入射する EPID 座標(Xp, Yp) 
  
 MV ポータル撮影時において患者から生じる散乱光子の振る舞いは患者の体型，照射部位
により異なるため，患者ごとの三次元再構成画像を用いたシミュレーションにより，詳細な
散乱光子の解析を可能とする。 
 
  
 
 
図 6-1 3D-CT データを用いたシンプルMCシミュレーションによる散乱光子データ
取得の概念図 
source
x
y
(Es, Xs, Ys)
zScattered photon
Primary photon
(Ep, Xp, Yp)
EPI
D
Compton 
scattering point
3D-CT image
 52 
6.2.2 散乱光子解析データを用いた補正法  
 EPID に入射する散乱光子の解析データを用いた補正法として，まず各ピクセルの濃度値か
ら散乱光子による濃度値を減算する。これにより，MV ポータル画像から散乱光子成分を取
り除く。任意のピクセル(Xs, Ys)において，全光子による吸収線量 Dtotalと散乱光子の吸収線量
Dscatterをそれぞれ式 6.1 より算出する。ピクセル(Xs, Ys)における散乱光子による濃度値 Pscatter
は，Dscatter/Dtotal比と原画像の(Xs, Ys)における濃度値 Prawにより次式で表される。 
 
         (6.2) 
 
図 6-2 に，散乱光子成分を除いた PΔ画像を算出する時の概念図を示す。PΔ画像は，図 6-3 の
グラフに示すように Praw画像の濃度値から Pscatterの濃度値を減算することにより算出する。 
 
    (6.3) 
 
  
 
 
 
図 6-2  PΔの算出の概念図 
source
x
y
zScattered photon
EPID
Compton 
scattering point
PΔ (Xs, Ys) = Praw(Xs, Ys) - Pscatter(Xs, Ys) 
  
 
 
 
 
 
図 6-3 PΔの算出時におけるピクセル 
(Xs, Ys)の濃度値の変化 
画
素
値
ピクセル(Xs, Ys)
Pscatter (Xs, Ys)
PΔ(Xs, Ys)
Praw(Xs, Ys)
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 次に取り除いた散乱光子は，解析データの(Ep, Xp, Yp)により一次光子の状態に戻して EPID
に投影する。EPID の座標(Xp，Yp)に入射した一次光子の Gd2O2S:Tb シンチレータ層における
吸収線量Dprimaryは，一次光子のエネルギーEpと式 6.1より推定される。また，その濃度値Pprimary
は，Dprimary/Dscatter比と Pscatterにより次式で表される。 
 
                               (6.4) 
 
よって Pprimary画像は，一次光子がコンプトン散乱を起こした三次元座標における物質を EPID
に投影した画像となる。この画像をフィルタ画像として PΔに加算することによって本補正法
が完了した Pcor 画像が取得される。図 6-4 に， Pcor 画像を求める過程の概念図，また図 6-5
にその過程における濃度値の変化を示す。 
                                                                                 
                                         (6.5) 
 
散乱光子の補正により，MV ポータル画像から散乱光子成分を除くだけでなく，コンプトン
散乱が多く生じた物質の濃度値を向上させることにより，画像の濃度分布の改善を可能とす
る。 
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図 6-4 散乱光子解析データと Pscatterより算出した Pprimaryの座標(Xs，Ys) から座標(Xp，Yp)
への移動 
 
 
 
 
 
図 6-5 Pscatterの減算，Pprimaryの加算によるピクセル(Xs，Ys)，(Xp，Yp)の濃度値の変化 
 
source
x
y
zScattered photon
Primary photon
EPI
D
Compton 
scattering point
Pcor(Xp, Yp) = PΔ (Xp, Yp) + Pprimary(Xp, Yp) 
Pscatter(Xs, Ys) Pprimary(Xp, Yp) 
Pcor(Xp, Yp)
画
素
値
ピクセル(Xs, Ys)
Pscatter (Xs, Ys)
PΔ(Xs, Ys)
Praw(Xs, Ys)
PΔ (Xp, Yp)
Pprimary (Xp, Yp)
ピクセル(Xp, Yp)
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6.3 方法 
 シンプル MC シミュレーションのジオメトリは，実際の MV ポータル撮影時と同様にし，
線源–回転軸間距離(SAD) 1000 mm，線源–検出器間距離(SDD) 1400 mm とした。本研究では
図 6-6 に示すように，患者の画像データの代わりに，胸部ファントム N-1 ラングマン（京都
科学）の三次元再構成データをシンプル MC コードに入力し，光子サンプリングを行った。
本補正法に用いる散乱光子の解析データとして，散乱光子が入射した EPID ピクセル(Xs，Ys)
とその散乱光子エネルギーEs，また散乱光子がコンプトン散乱しなかった場合に一次光子が
入射すると推定される EPID ピクセル(Xp，Yp)とその一次光子エネルギーEp を取得した。シ
ミュレーションによる胸部ファントムの散乱光子解析データと理論 6.2 を用いて MV ポータ
ル画像の濃度値補正を行った。  
 原画像 Praw，散乱成分減算画像 PΔ，最終的な補正画像 Pcorの濃度分布の評価は，各画像に
おいて濃度分布が平坦な範囲(15≤ x ≤ 34, 90≤ y ≤ 109)の平均値をリファレンスとし，ピクセル
(1 ≤ x ≤ 512, y =192)のプロファイルのコントラストを算出することにより行った。 
 
  
 
図 6-6 胸部ファントムを用いたシンプル MC シミュレーションの概観 
3D3D-CT Image3 3DMV portal raw Image3 
 56 
6.4 結果と考察 
 図 6-7 に示す Pscatter画像は，図 6-9 に示す原画像 Prawから散乱光子成分を抽出した画像であ
る。Pscatter画像における濃度値の分布は画像中心に向かってなだらかに大きくなる。このこと
により，被写体からの散乱光子は EPID の中心ほど寄与が大きいことが確認された。 
 またコンプトン散乱が生じなかったと仮定し，散乱光子を一次光子の状態に戻し画像化し
た Pprimary画像を図 6-8 に示す。Pprimary画像は，一次光子がコンプトン散乱を起こした物質の
濃度値を向上させた画像となる。本研究で用いた胸部ファントムでは，Pprimary 画像は骨構造
の濃度値を向上させた画像となることが確認された。 
 Pprimary画像をフィルタ画像として原画像 Prawに加算し補正が完了した画像 Pcorを図 6-10 に
示す。Pprimary 画像を骨構造強調フィルタとして用いたことにより，同じウィンドウ幅の原画
像 Prawに対して肺野内の肋骨の視認が容易となった。また図 6-11に示す客観的評価によって，
本補正法が画像の濃度分布を改善することを明らかにした。  
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    図 6-7 散乱光子のみで描出される画像   図 6-8 散乱光子を一次光子の状態に戻し EPID         
         (Pscatter画像)               に投影した画像 (Pprimary画像) 
 
 
 
 
 
  
        図 6-9 原画像 (Praw画像)                 図 6-10 補正完了後の画像 (Pcor画像) 
 
 58 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
 
図 6-11  Praw画像，PΔ画像，Pcor画像のコントラストの比較 
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 また Pprimary画像をフィルタ画像として用いた画像処理の応用例として，図 6-13 に PΔ画像
から Pprimary画像を減算した画像（PΔ–Pprimary 画像）を示す。 
 この補正により，散乱光子成分を取り除いた PΔ画像に対して PΔ–Pprimary画像は骨構造の成
分が抑制されることを明らかにした。これにより，追尾照射などにおいて骨構造と重なりあ
った腫瘍や金マーカなどの視認性が向上する可能性が示唆された。 
 
6-5 まとめ 
 5 章で開発したシンプル MC シミュレーションを用いて，胸部ファントムから EPID へ入射
するコンプトン散乱光子の解析データを取得した。 
 解析データと考案した補正法により，まず MV ポータル画像の原画像から散乱光子成分を
取り除いた。さらに，除いた散乱光子を一次光子の状態に戻して EPID に投影することによ
りフィルタ画像（Pprimary 画像）を取得した。Pprimary 画像は一次光子がコンプトン散乱を起こ
した三次元座標を投影した画像である。本研究で用いた胸部ファントムの Pprimary画像は骨構
造の濃度値を向上させるフィルタ画像であり，この画像を PΔ画像に加算したことにより画像
の濃度分布が視覚的，客観的に改善することを明らかにした。 
 またこのフィルタ画像は，コンプトン散乱を多く起こした物質を画像上において抑制する
フィルタ画像として応用可能であることを明らかにした。胸部の MV ポータル画像では，骨
構造抑制フィルタとして活用できたことから，追尾照射などで問題となる骨構造と重なりあ
   
図 6-12 散乱光子成分を除いた画像 (PΔ画像)      図 6-13  PΔ画像から Pprimary画像を減算した画像                    
(PΔ–Pprimary画像) 
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った腫瘍や金マーカなどの視認性の向上に役立つと考えられる。 
 またシンプル MC シミュレーションでは，任意の物質から放出されたコンプトン散乱光子
のみから Pprimary画像を生成することが可能である。よって，本補正法により画像照合に用い
る物質の強調や画像照合の弊害となる物質の抑制が Pprimary画像によって同時に可能となるこ
とが示唆された。  
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7 章 結語 
 
 本研究では，MV ポータル画像および MVCBCT 画像の画質低下の原因となる幾何学的変位
と散乱光子の問題に対して新たな補正法を考案し画質改善することを目的とした。 
 まず，装置の幾何学的変位の補正のため，幾何学的変位の原因として主に挙げられる重力
によるビーム軸の変位，EPID の変位，ネジレや傾きの影響を調査し，幾何学的変位測定用フ
ァントムと解析ソフトを開発することによりその変位量を測定した。その結果から，ガント
リ回転時における幾何学的変位に最も影響する因子がガントリ回転時における EPID の平面
方向及びビーム軸方向の変位であることを明らかにした。 
 また FDK 再構成アルゴリズムをベースとし，EPID の三次元的変位の補正が可能な三次元
再構成プログラムを開発した。上記の EPID の三次元的変位量を補正項として追加した結果，
胸部ファントムの MVCBCT 画像（Axial，Sagittal，Coronal 画像）のボケが，視覚的評価，
MTF による客観的評価によって改善されることを確認した。 
 これにより，MVCBCT ではガントリ回転時における EPID の三次元的変位測定の必要性が
示され，変位の情報を取得するために開発したファントムとその測定法が有用であることが
確認された。また開発した再構成プログラムにおいて，EPID の三次元的変位の補正アルゴリ
ズムが合理的に施行されていることが確認された。 
 次に，EPID に入射する散乱光子を補正するため，まず体内から生じる散乱光子の EPID に
対する寄与を MC シミュレーションにより詳細に解析した。従来の MC シミュレーションは
長時間を要するため，MV 領域の光子の体内における主な相互作用であるコンプトン散乱に
注目したシンプル MC シミュレーションコードを開発し，MC 計算時間の短縮を行った。 
 シンプル MC コードによる計算の信頼性を確認するため，EGS5 とのベンチマークテスト
を行った。検出領域にサンプリングされた散乱光子のフルエンスとそのエネルギースペクト
ルは EGS5 によるシミュレーションと良く一致したことにより，シンプル MC シミュレーシ
ョンは散乱光子の解析に有用であることを確認した。また，電子の計算を含めた EGS5 シミ
ュレーションに対し本手法による計算時間は 1/26 に短縮された。一方，電子の計算を除いた
EGS5 シミュレーションとはほぼ同じ計算時間を要した。開発したシンプル MC コードはマ
ルチスレッドを用いた並列計算に対応しているため，GPU 実装による更なる高速化が期待出
来る。 
 シンプル MC シミュレーションによる散乱光子解析データと本研究において考案した補正
法により，MV ポータル画像から散乱光子成分を取り除き，除いた散乱光子は一次光子の状
態に戻して EPID に投影させた。これにより，コンプトン散乱を多く起こした物質の濃度値
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を向上させたフィルタ画像が取得されることを明らかとし，MV ポータル画像の濃度分布が
視覚的，客観的に改善することを確認した。画像上において視認可能な構造が増えたことに
より，より正確な画像照合の可能性が示唆された。 
 またこのフィルタ画像は，コンプトン散乱を多く起こした物質を画像上において抑制する
フィルタ画像として応用可能であることを明らかにした。胸部の MV ポータル画像では，骨
構造抑制フィルタとして活用できたことから，追尾照射などで問題となる骨構造と重なりあ
った腫瘍や金マーカなどの視認性の向上に役立つと考えられる。 
 さらに，本研究において開発したシンプル MC シミュレーションは，任意の物質から放出
された散乱光子のみを一次光子の状態に戻し画像化することが可能である。これにより，画
像照合に用いる物質の強調や画像照合の弊害となる物質の抑制を同時に行うことができる画
像処理の可能性が本補正法から示唆された。  
 以上より，本研究で考案した幾何学的変位の補正および EPID に入射する散乱光子の補正
が画質改善に有用であることが明らかとなった。 
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